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RESUMO 
 
INTRODUÇÃO 
A osteoartrose (OA) representa a principal causa musculoesquelética de incapacidade em 
todo o mundo, sendo a sua forma mais comum a OA unicompartimental medial do joelho. Esta, 
pode ser tratada de forma cirúrgica, através da realização de uma osteotomia tibial valgizante 
(OTV). Diversos estudos advogam que a redistribuição das tensões de suporte do joelho nesta 
técnica é ideal, permitindo uma correção do eixo mecânico do membro para 3 a 6 graus de valgo.  
A presente dissertação visa o estudo das alterações na cartilagem e osso tibial periarticular 
medial e lateral, decorrentes da abordagem cirúrgica desta patologia, e procura correlacioná-las 
com a da variação do ângulo de correção osteoarticular após OTV em lesões de cartilagem articular 
(CA) de grau III. 
MÉTODOS 
Recorrendo à construção de dois modelos 3D de uma epífise tibial com e sem patologia, 
obtiveram-se cortes 2D que permitiram avaliar as alterações dos padrões de tensão a nível da 
cartilagem e osso, de acordo com a variação do AMTF de correção pós-cirúrgico. Para tal, foram 
utilizados modelos computorizados baseados em métodos numéricos FEM e NNRPIM. 
RESULTADOS 
Observou-se a existência de um risco aumentado de falha na CA lateral para AMTF>6,3°. 
A partir de valores de AMTF≥5,3° não há benefício mecânico na subcarga da CA medial. Para 
valores superiores a este último, a tensão no osso subcondral medial tende a aumentar por tração 
do LCM. Existe um aumento do risco de reabsorção óssea medial para AMTF>2,3°, sendo que a 
distribuição de tensões é mais próxima das de um joelho normal em AMTF situados entre os 0,3° 
e os 2,3°. Relativamente aos métodos testados foi possível constatar que o método NNRPIM 
apresenta valores de tensões superiores aos obtidos pelo FEM. 
CONCLUSÕES 
No desenrolar do presente trabalho experimental, além do ponto de Fujisawa, verificou-se 
que outros valores de AMTF, situados no intervalo de 0,3º a 2,3º, parecem poder permitir alcançar 
tão bons ou mesmo melhores resultados a longo prazo, quando são tidas em conta as alterações 
em toda a tíbia proximal. Foi ainda possível verificar que a utilização do método meshless 
NNRPIM permite a obtenção de resultados mais suaves e precisos, determinando-os de uma forma 
mais conservadora e, por isso, mais adaptados à prática clínica. 
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ABSTRACT 
 
INTRODUCTION 
Osteoarthritis (OA) is the leading cause of musculoskeletal disability throughout the world, 
and its most common form it’s medial unicompartmental OA of the knee. This can be treated 
surgically by performing a high tibial osteotomy (HTO). Several studies argue that the 
redistribution of knee support tensions in this technique is ideal, allowing a correction of the 
mechanical axis of the member for 3 to 6 degrees of valgus. 
This thesis aims to study the changes in cartilage and medial and lateral tibial periarticular 
bone, resulting from surgical treatment of this pathology, and seeks to correlate them with the 
variation of the osteoarticular correction angle after a HTO in articular cartilage lesions grade III. 
METHODS 
After the construction of two 3D models of a tibial epiphysis with and without pathology, 
it was obtained 2D cuts that allowed to evaluate changes in the tension patterns in cartilage and 
bone, according to the variation of the post-surgical mechanical tibiofemoral angle (MTFA) 
correction. For this, we used computer models based on numerical methods FEM and NNRPIM. 
RESULTS 
It was observed that there is an increased risk of failure on the lateral articular catilage (AC) 
when MTFA>6.3°. From values of MTFA≥5,3°, there’s no mechanical benefit in underload 
medial AC. For values higher than the latter, the tension on the medial subchondral bone tends to 
increase due to traction of the medial collateral ligament. There is an increased risk for medial 
bone resorption to MTFA> 2.3° and the distribution of the tension forces is closer to a normal knee 
at MTFA between 0.3° and 2.3°. With regard to the methods tested, it was found that the method 
NNRPIM has higher tension values to those obtained by FEM. 
CONCLUSION 
In the course of this experimental work, beyond the point of Fujisawa, it was found that 
other MTFA values located in the range of 0.3º to 2.3º, seem able to allow achieve as good or even 
better long-term results. It was also possible to verify that the use of meshless NNRPIM method 
allows obtaining smooth and precise results, determining them in a more conservative way, and 
therefore more adapted to clinical practice. 
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ABREVIATURAS 
 
2D – 2 Dimensões  
3D – 3 Dimensões 
AAF – Ângulo anatómico femoral 
AAT – Ângulo anatómico tibial 
AATF – Ângulo anatómico tibiofemoral 
AMF – Ângulo mecânico femoral 
AMT – Ângulo mecânico tibial 
AMTF – Ângulo mecânico tibiofemoral 
CA – Cartilagem articular 
FEM – Finite Element Method 
FEUP – Faculdade de Engenharia da Universidade do Porto 
ICRS – International Cartilage Repair Society  
LCM – Ligamento colateral medial 
NNRPIM – Natural Neighbour Radical Point Interpolation Method 
OA – Osteoartrose 
OTV – Osteotomia tibial valgizante 
TAC – Tomografia axial computorizada 
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INTRODUÇÃO 
A osteoartrose (OA) é uma doença articular degenerativa heterogénea, caracterizada 
clinicamente por dor, edema e perda funcional.(1,2) Pode afetar qualquer um ou todos os 
compartimentos da articulação do joelho, sendo o compartimento medial, o mais afetado.(3-5) A 
OA sintomática apresenta-se como a forma mais comum de artrite(1), representa a principal causa 
musculoesquelética de incapacidade em todo o mundo(2) e o risco de a desenvolver ao longo da 
vida é de 44,7%.(6)  
A abordagem cirúrgica da OA inclui a realização de osteotomias corretivas da tíbia 
proximal, fémur distal ou ambos, bem como artroplastias unicompartimentais ou totais do 
joelho.(1,2,7)  
A Osteotomia Tibial Valgizante (OTV) é o tratamento de eleição em doentes com menos 
de 60 anos, elevada atividade laboral, artrose degenerativa sintomática do compartimento medial 
e alinhamento varo do joelho(8), sendo este último, o maior fator de risco na progressão da OA.(9) 
O alinhamento do joelho pode ser descrito tanto pelo ângulo anatómico fémuro-tibial (AAFT) 
como pelo ângulo mecânico fémuro-tibial (AMTF), sendo o segundo o mais usado.(10) 
A OTV pressupõe a correção do alinhamento varo do membro baseada no princípio 
biomecânico de redistribuição de tensões de suporte do joelho. A realização de uma sobrecorreção 
do eixo mecânico do membro para 3 a 6 graus de valgo(11-16) permite reduzir as tensões transmitidas 
através do compartimento medial, com consequente redução da progressão da doença.(17-20) 
Segundo o estudo de Fujisawa et al., corroborado por ensaios posteriores, o ponto de 
correção ideal para as lesões da cartilagem articular (CA) mais frequentes, corresponde a um 
AMTF de 3.3º de valgo(21,22), denominado “Ponto de Fujisawa”.(16,23-25) 
A cartilagem articular constitui um componente essencial na estrutura funcional do joelho, 
permitindo reduzir o coeficiente de fricção para valores impossíveis de mimetizar com os materiais 
atualmente disponíveis em engenharia.(26) Estudos recentes demonstraram que a correção do eixo 
mecânico através da OTV, para além de diminuir o número e a tensão das cargas atuantes no 
compartimento medial, promove ainda a regeneração cartilagínea local, através do 
desenvolvimento de fibrocartilagem.(27-32) Torna-se assim essencial, mais do que substituir a 
cartilagem danificada, promover a sua regeneração, sem que tal provoque uma sobrecarga 
excessiva no compartimento lateral, passível de provocar a longo prazo, desenvolvimento de OA 
neste local. 
A International Cartilage Repair Society (ICRS) recomenda que a avaliação clínica da 
cartilagem, durante um processo de OA, seja efetuada recorrendo a um score de Outerbridge 
3 
 
modificado. Esta classificação varia entre a cartilagem saudável (ICRS Grau 0) até à ausência de 
cartilagem com exposição do osso subcondral (ICRS Grau IV), sendo os casos de Grau III os mais 
frequentemente sujeitos a OTV.(22,33,34)  
A eficácia das diferentes placas de fixação óssea usadas na OTV tem sido objeto de foco 
de diversos estudos, que a compararam tanto a nível biomecânico como através de Métodos de 
Elementos Finitos (FEM).(35-37)  
Contudo, o número de ensaios através de métodos numéricos que esclarecem quais as 
alterações na cartilagem e osso tibial e femoral que ocorrem com a variação do ângulo da correção 
osteoarticular, é escasso. Estas, podem ser determinadas recorrendo a um algoritmo desenvolvido 
por Belinha et al., baseado no método meshless(38). Denominado Natural Neighbour Radical Point 
Interpolation Method (NNRPIM)(38), é visto como a próxima geração de técnicas computacionais, 
tendo vindo a ganhar maior relevância internacional devido à limitação dos métodos convencionais 
baseados em redes, como o FEM.(39) O NNRPIM é descrito como um método mais orgânico que, 
comparando com outras abordagens numéricas, permite produzir campos de deslocamento e 
tensão/ deformação mais suaves e precisos.(38) 
A presente dissertação visa assim, recorrendo aos dados obtidos através de FEM e 
NNRPIM e estabelecendo uma comparação entre ambos, verificar quais as alterações na 
cartilagem e osso tibial periarticular com a variação do ângulo da correção osteoarticular após uma 
OTV em lesões de CA com grau III. 
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MATERIAIS E MÉTODOS 
 
MATERIAL EM ESTUDO          _ 
De forma a verificar as implicações dos diferentes ângulos utilizados na correção 
osteoarticular por OTV, em casos de membro varo, com lesão grau III na CA e osso periarticular, 
foram desenvolvidos dois modelos computacionais tibiais: um simulando um joelho 
fisiologicamente normal e outro um joelho com osteoartrose unicompartimental medial tibial.  
  
CONSIDERAÇÕES INICIAIS         _ 
No modelo computacional do “joelho normoalinhado”, foi simulada uma articulação com 
alinhamento e características biomecânicas de CA normais, em ambos os pratos tibiais.  
Este foi o primeiro modelo a ser desenhado. Considerou-se que o joelho normoalinhado 
apresentaria um AMTF de 0°, valor que foi usado como referência na sua construção. Este modelo 
serviu como controlo, permitindo determinar as tensões no osso e CA, que seriam de esperar em 
condições de carga anatomofisiológicas e permitindo mais tarde, comparar as forças normalmente 
exercidas num joelho são com as tensões obtidas após OTV. 
No modelo computacional do “joelho com patologia”, foi simulada a existência de uma 
osteoartrose unicompartimental medial do joelho. Dado que as lesões de grau III são descritas na 
literatura como as mais frequentes, as que apresentam uma melhor base para alcançar um resultado 
ótimo a longo prazo (comparativamente com as lesões de grau II)(22) e ainda as que são mais 
frequentemente sujeitas a OTV, o presente estudo científico recaiu na simulação deste tipo de 
lesões.  
Apesar de a CA ser considerada em contexto real um material heterogéneo anisotrópico, 
neste estudo, para simplificação e controlo das variáveis, consideramo-la como isotrópica, em que 
a sua resposta é independente do tempo. Foi unicamente descrito o comportamento da matriz 
sólida, assumindo o equilíbrio ao longo de todo o processo.(26) O mesmo conceito foi aplicado ao 
osso tibial. 
De modo a simular uma lesão cartilagínea de grau III do score de Outerbridge modificado 
da ICRS, fez-se variar a espessura e as características biomecânicas da CA do prato tibial medial, 
recorrendo a constantes recolhidas de estudos histológicos e mecânicos de cartilagens de 
cadáveres, apresentados na Tabela I.(22,26,33,34,40) 
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 O score de Outerbridge não especifica a diminuição da espessura da CA nos diferentes 
níveis de lesão, afirmando apenas que, para lesões de grau III, existe uma “perda parcial da 
espessura da CA” e “defeitos com uma profundidade superior a 50%”.(33,34) Numa tentativa de 
encontrar uma simbiose entre a simplificação do modelo e a sua adaptação à realidade clínica, 
optou-se por determinar uma redução média da espessura cartilagínea em 30%, para o nível III 
(Tabela I). 
Com base nestes dados, foi possível recriar as condições pré cirúrgicas, simulando um 
AMTF de 6° de varo, de modo a poder comparar com os resultados pós cirúrgicos.  
A literatura atual estabelece que o “Ponto de Fujisawa”, no valor de 3.3° de valgo, 
representa o AMTF ideal para a correção de lesões de grau III por OTV.(21,22) Por conseguinte, 
fizeram-se variar os AMTF testados em função deste ponto, obtendo-se uma gama de 12 AMTF 
variando entre si uma unidade, desde -1.7° até 8.3° de valgo. Foram considerados os valores de 
AMTF positivos como sendo ângulos em valgo e os negativos correspondendo a ângulos em varo. 
Por fim, de forma a simplificar o modelo e uma vez que a variável em estudo é o campo 
das tensões efetivas de von Mises na cartilagem e osso periarticular tibial, considerou-se 
desprezável a alteração da forma óssea exercida pela osteotomia. O ângulo de correção cirúrgica 
foi então simulado através da variação do ângulo da inclinação da força de carga sobre a tíbia, num 
valor igual ao ângulo de correção da osteotomia. 
Em ambos os modelos foi considerada a simulação de uma CA do prato tibial lateral 
normal, uma vez que a presença de lesão lateral significativa exclui o diagnóstico de osteoartrose 
unicompartimental medial do joelho, constituindo esta uma contraindicação absoluta para a 
realização de OTV.(41) 
 
 
 
Cartilagem Espessura Módulo de elasticidade 
(𝐸) (MPa) 
AMTF de correção 
recomendados  
Valor de K 
Normal 100% (40) 0.63(26) - 0.5 
ICRS III 30% 0.28 (33) 3.3 (Ponto de Fujisawa) (21,22) 0.76 
TABELA I: Resumo das características cartilagíneas dos diferentes modelos contruídos. 
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CONSTRUÇÃO DOS MODELOS         _ 
Na construção do modelo computacional foram simulados 2 componentes essenciais da 
articulação do joelho: o osso tibial proximal e a cartilagem articular.   
O software comercial de processamento de 
imagens médicas MATERIALISE MIMICS® foi utilizado 
para, através de uma TAC de um joelho em extensão 
completa com 6° de varo de um doente anonimizado, se 
realizar a reconstrução tridimensional da estrutura óssea 
tibial que serviu de base à criação do modelo usado no 
estudo (Figura I).  
              De seguida utilizou-se a ferramenta 
MATERIALISE 3-MATIC® para proceder a ajustes no 
modelo 3D resultante. Recorrendo à ferramenta numérica comercial de pós processamento e 
modelação em Elementos Finitos FEMAP®, reconstruiu-se a cartilagem tendo por base dados de 
espessura cartilagínea médios obtidos a partir de estudos in vivo(40), assim como os diferentes 
módulos de elasticidade adaptados aos diferentes níveis de lesão.(33) 
Para obter os modelos 2D a testar, foram realizados cortes coronais nos modelos 3D 
reconstruídos (Figura II(A) e II(B)). O plano de corte foi selecionado tendo por base uma análise 
qualitativa de uma ressonância magnética do mesmo doente, tendo sido escolhido o plano com 
maior contacto tibiofemoral. Após obter os modelos 2D a testar (Figura IIC), discretizou-se o 
domínio do problema com uma malha de elementos triangulares, recorrendo à ferramenta 
FEMAP®. 
 
 
 
 
 
 
 
FIGURA II – Construção do modelo 2D a partir de um modelo 3D.  
(A) Vista proximodistal da tíbia no modelo 3D. (B) Seleção de um plano de corte para construção do modelo 
2D. (C) Modelo 2D final. 
A C B 
FIGURA I: Imagem 3D do joelho normal 
reconstruído. 
M L 
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DEFINIÇÃO DAS CONSTANTES DE MATERIAIS       _ 
As propriedades biomecânicas utilizadas estão resumidas na Tabela II, onde podem ser 
encontrados os valores obtidos a partir de estudos já realizados(26,33). Foi considerado o valor médio 
para os módulos de elasticidade e o valor inferior para os Coeficientes de Poisson, para todos os 
constituintes dos dois modelos construídos. 
Material 
Módulo de elasticidade (𝐸) (MPa) Coeficiente de Poisson (𝜈) 
Intervalo de 
valores 
Valor médio 
Intervalo de 
valores 
Valor usado 
Osso esponjoso 100 - 1300 700 0.3 – 0.5 0.3 
Cartilagem 
Normal 
 
0.41 – 0.85 0.63 0.06 – 0.18 0.06 
ICRS – III 
 
0.16 - 0.4 0.28 0.06 – 0.18 0.06 
 
 
 
APLICAÇÃO DAS FORÇAS          _ 
 
No cálculo da força que é exercida na tíbia proximal, para diferentes alinhamentos da 
articulação do joelho, recorreu-se às equações fundamentais da estática, assumindo-se os 
diagramas de corpo livre apresentado e fundamentados na figura III. É possível encontrar na 
literatura alguns trabalhos relacionados com esta temática Completo e Fonseca (2011), assim 
FIGURA III - AD – ângulo mecânico femoral (AMF); BD – ângulo anatómico femoral (AAF);  
DC – ângulo mecânico e anatómico tibial (AMT;AAT). 
 
TABELA II - Módulos de elasticidade e Coeficientes de Poisson dos diferentes materiais. 
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como os dados antropométricos necessários(26,42,43). Estes dados encontram-se detalhados no 
Anexo I. 
Para o cálculo desta força foram consideradas duas variáveis: K1 e K2, sendo que 
K1+K2=1. O aumento do valor de K1 corresponde, em percentagem, ao desvio do ponto médio 
de contacto tibiofemoral para medial (Figura III). A variação de K1, para que não sejam 
consideradas as ações dos ligamentos colaterais medial e lateral, situa-se entre os 0 e 1. Fora deste 
intervalo é necessário introduzir a força de tração ligamentar de modo a simular fielmente a 
realidade biológica da articulação do joelho. Como referido anteriormente, considerou-se que na 
construção do modelo do joelho normal, este se encontraria normoalinhado e por isso com um 
AMTF=0°, que corresponde a um valor de K1=K2. A cada valor de K1 corresponde um valor do 
AMTF. À semelhança do que se sucede com a variação de K1, os valores de AMTF iguais ou 
superiores a +6.3° em valgo ou iguais ou inferiores a -6.3° em varo, implicam a simulação das 
forças exercidas pelos ligamentos colaterais.  
Em suma, valores de K1 = K2, K1> K2 e K1 <K2 correspondem, respetivamente, a um 
joelho normoalinhado, valgo e varo.  
 
CÁLCULO DAS TENSÕES          _ 
 Recorrendo ao programa comercial MATLAB® para utilizar a toolbox académica FEMAS®, 
desenvolvida na FEUP, avaliaram-se as tensões a que os modelos estariam sujeitos para diferentes 
valores de K1 (Tabela III).  
Foi considerada uma área de contacto articular de 150 mm2 (10x15) em cada côndilo(44). 
Como a análise bidimensional foi simplificada, considerando um estado plano de deformação (que 
considera uma fatia de material de apenas 1mm), as forças aplicadas (Tabela III) devem ser 
multiplicadas por 1/15.   
 
TABELA III: Forças aplicadas em cada côndilo tibial para cada ângulo testado. AMTF: Ângulo mecânico tíbio-
femoral (em valgo); K1: percentagem de desvio do ponto médio de contacto tibiofemoral para medial; * Forças de 
tração exercidas pelo ligamento colateral medial.  
 K1=0,025 K1=0,365 K1=0,44 K1=0,5 K1=0,52 K1=0,6 K1=0,68 K1=0,76 K1=0,835 K1=0,915 K1=1 K1=1,07 K1=1,15
AMTF=       
-6°
AMTF=        
-1,7°
AMTF=       
-0,7°
AMTF=       
0°
AMTF=  
0,3°
AMTF=  
1,3°
AMTF=  
2,3°
AMTF=  
3,3°
AMTF=  
4,3°
AMTF=  
5,3°
AMTF=  
6,3°
AMTF=  
7,3°
AMTF=  
8,3°
x 70,6 44,3 38,6 33,9 32,4 26,2 20 13,9 8,1 1,9 -3,9* -10* -16,2*
y 1552,1 975,4 848,1 746,4 712,4 576,7 441 305,3 178,1 42,4 -84,8* -220,5* -356,2*
x 6,6 32,8 38,6 43,2 44,7 50,9 57,1 63,2 69 75,2 81 87,1 93,3
y 144,2 720,9 848,1 949,9 983,9 1119,6 1255,3 1391 1518,2 1653,9 1781,1 1916,8 2052,5
Força 
Medial 
(N)
Força 
Lateral 
(N)
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OBTENÇÃO DE RESULTADOS          
 Os resultados foram obtidos recorrendo mais uma vez 
ao programa MATLAB® e à toolbox FEMAS® para avaliar as 
alterações do campo de tensões na cartilagem e no osso dos 
modelos 2D desenvolvidos (Figura IV).  
Esta toolbox permite testar os modelos utilizando 
tanto o método meshless NNRPIM, quer o método FEM. 
Desta forma é possível efetuar-se uma comparação mais 
assertiva entre as duas metodologias. 
 
 
ANÁLISE ESTATÍSTICA          _ 
 Uma avaliação qualitativa inicial das tensões nos modelos com os diferentes AMTF’s 
permitiu determinar quais os pontos (nós) que estariam sujeitos a maiores tensões, estabelecendo 
assim os pontos de interesse para o estudo.  
Após a seleção de 12 nós, 4 na 
cartilagem, 4 no osso subcondral e 4 no osso 
epifisário mais profundo, presentes na Figura 
V, avaliaram-se quantitativamente as variações 
das tensões efetivas nesses nós para os 12 
AMTF’s testados. Os nós analisados foram 
agrupados em pares dependendo do seu 
posicionamento na CA, osso subcondral ou 
epifisário e na sua localização lateral ou medial. 
Deste modo foram criados conjuntos de nós que 
permitem avaliar as tensões dos tecidos em que se encontram. A média das tensões de cada par de 
nós foi obtida e registada em gráficos de variação de tensão, tendo a simulação biomecânica sido 
feita com ambos os métodos numéricos testados, FEM e NNRPIM. 
Com o intuito de avaliar a variação do campo das tensões no cenário pós cirúrgico 
relativamente ao “Joelho fisiologicamente normal”, foram determinadas as percentagens de 
variação das tensões num dado ponto comparativamente com as tensões verificadas nesse mesmo 
FIGURA V – Imagem esquemática do corte 2D tibial com a 
marcação dos 12 nós onde foram testadas as tensões para os 
diferentes AMTF’s. Modelo de um joelho com patologia. 
 
 
FIGURA IV: Imagem do modelo 
normal. 
L M 
M L 
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ponto num joelho controlo, ou seja, com características de CA normais e normoalinhado 
(AMTF=0°). De seguida foi feita a média desse valor para cada AMTF testado, tendo sido 
representadas num gráfico. 
 De modo a avaliar as diferenças entre os métodos numéricos testados, começou por se 
avaliar qualitativamente as diferenças entre eles nas imagens obtidas após a simulação para cada 
AMTF avaliado. A avaliação quantitativa dessas diferenças observadas foi feita através da média 
das tensões de todos os pontos de cada modelo, correspondendo a um AMTF de correção diferente. 
Este processo foi repetido para ambos os métodos avaliados, tendo sido registados graficamente. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
  
11 
 
 
RESULTADOS 
 
ANÁLISE QUALITATIVA          _ 
 A utilização da ferramenta computacional FEMAS® permitiu obter imagens da dispersão 
de tensões para cada um dos 12 AMTF’s avaliados, tanto com o método FEM como com o método 
NNRPIM (Figura VI e VII).  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
A avaliação qualitativa das imagens obtidas, principalmente na interface entre a CA e o 
osso subcondral, permitiu verificar a existência de uma clara diferença no detalhe da distribuição 
das tensões, sendo este maior no método meshless NNRPIM. Para além desta característica é 
possível verificar ainda que, na generalidade dos modelos obtidos pelo método numérico 
NNRPIM, as tensões são mais elevadas.  
A análise atenta dos gráficos de cores das Figuras VI e VII permite também notar que, para 
valores de AMTF> 5.3°, em ambos os métodos numéricos, ocorre o aumento da intensidade das 
tensões exercidas na região tibial medial. 
 
FIGURA VI – Modelo numérico computorizado resultante do recurso a FEM. É possível visualizar os 12 modelos 
resultantes da aplicação dos diferentes AMTF’s bem como as regiões de maior tensão escalonadas por cores. 
Círculos vermelhos situados nos locais de tensão pelo ligamento colateral medial. A escala de cores encontra-se 
em MPa. 
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 Com base nos resultados obtidos pela imagem de dispersão de forças das Figuras VI e VII, 
foi depois possível determinar os pontos de maior interesse para o estudo das alterações ósseas e 
da CA consoante a variação de AMTF. Foram então selecionados os pontos 1, 2, 3 e 4 para a 
avaliação da CA; os pontos 5, 6, 7 e 8 para o osso subcondral; e os pontos 9,10, 11 e 12 para o 
osso epifisário mais profundo, apresentados na Figura VIII.  
A sua distribuição espacial foi 
cuidadosamente selecionada, de modo a ser igual 
em ambos os modelos criados e assim permitir 
uma comparação, o mais exata possível, entre as 
tensões num joelho normal e num joelho com 
patologia medial. Esta distribuição foi também 
semelhante em número de pontos, na porção 
lateral e medial da articulação, de modo a otimizar 
as comparações exercidas e os resultados obtidos 
(Figura VIII). 
 
FIGURA VIII - Pontos de tensão selecionados para 
estudo. Modelo de um joelho normal.  
Cartilagem articular (1, 2, 3, 4); Osso subcondral (5, 6, 7, 
8); Osso epifisário (9, 10, 11, 12).  
Cartilagem lateral (1 e 2) e medial (3, 4) 
M L 
 
FIGURA VII – Modelo numérico computorizado resultante do recurso a NNRPIM. É possível visualizar os 12 
modelos resultantes da aplicação dos diferentes AMTF’s bem como as regiões de maior tensão escalonadas 
por cores. Círculos vermelhos situados nos locais de tensão pelo ligamento colateral medial. A escala de cores 
encontra-se em MPa. 
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ANÁLISE QUANTITATIVA          _ 
O estudo dos resultados obtidos iniciou-se pela análise do comportamento biomecânico da 
CA após variação do AMTF. A partir dos pontos escolhidos (Figura VIII) obtiveram-se os gráficos 
apresentados na Figura IX que permitem, a avaliação quantitativa da distribuição das tensões na 
CA e, simultaneamente, a comparação entre os valores de tensão obtidos pelos dois métodos 
numéricos utilizados na simulação.  
 
Tal como seria expectável, as tensões exercidas na CA medial diminuem com a valgização 
do AMTF, aumentando, por contrapartida, na CA lateral. O mesmo pode ser verificado em todos 
os nós estudados a nível ósseo. É possível averiguar ainda, pela observação do gráfico da Figura 
IX(A), que para AMTF ≥ 5,3°, os valores da tensão medial aproximam-se de 0 MPa. Pela lógica 
anatomofisiológica nunca o chegam a atingir, e o estudo numérico corrobora esta ideia, pois os 
valores obtidos situam-se na ordem de grandeza dos 10-3 MPa. 
Com base na literatura atual, que define uma tensão mínima de falha da cartilagem de 14 
MPa(45), a análise do gráfico da Figura IX(A) permite também observar que valores de AMTF > 
6,3° são coincidentes com tensões laterais superiores a este limite, apresentando-se por isso, em 
risco de falência da CA.  
A avaliação dos nós 5, 6, 7, e 8 permite o estudo das tensões a que o osso subcondral se 
encontra sujeito mediante a variação do AMTF, e pode ser observada no gráfico da Figura IX(B). 
FIGURA IX – Variação média das tensões na CA  
(A), no osso subcondral  
(B) e no osso epifisário  
(C). Distribuição dos nós de estudo no modelo 
com lesão unicompartimental medial grau III  
 
A B 
C 
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Através da sua análise, é possível verificar uma diferença maior do que a esperada, entre os valores 
obtidos por meshless NNRPIM e pelo FEM, sendo estes superiores no primeiro método. A análise 
do gráfico permite concluir ainda que, para AMTF > 5.3°, apesar de existir uma redução da carga 
no compartimento tibial medial, a tensão no osso subcondral aumenta. Este resultado vem 
corroborar os achados anteriormente obtidos pela análise qualitativa. 
Tendo por base a literatura atual, determinou-se que um valor de 2 MPa de tensão óssea 
corresponderia a um valor de transição entre a absorção e modelação óssea.(26) Assim, para valores 
superiores, o osso encontra-se em modelação, e para valores inferiores, em risco de absorção óssea. 
A análise das tensões no osso epifisário, apresentadas no gráfico da Figura IX(C), permitem 
concluir que para AMTF > 2.3°, as tensões ósseas nos pontos 9 a 12 são inferiores a 2 MPa. 
Por forma a complementar a análise das tensões exercidas no joelho, foi ainda realizado 
um estudo baseado no aumento percentual da tensão em cada nó/ponto do membro sujeito a uma 
correção cirúrgica, face à tensão nesse mesmo ponto no Joelho Normal. Em seguida, foi calculada 
a média desse aumento percentual de todos os 12 pontos em estudo, para cada AMTF e para cada 
método numérico. (Figura X) 
 
 
 
 
 
AMTF (°) -6 -1,7 -0,7 0,3 1,3 2,3 3,3 4,3 5,3 6,3 7,3 8,3 
FEM (%) 125,17 113,79 112,49 110,39 109,15 108,65 109,07 111,25 115,41 124,70 133,98 143,57 
NNRPIM (%) 116,29 112,72 113,26 112,71 113,59 115,18 117,49 121,12 126,78 137,18 147,31 157,89 
FIGURA X - Média das tensões em cada AMTF relativamente ao Joelho Normal. Tabela com dados utilizados 
na construção do gráfico. Quadrado vermelho – variação mínima obtida com NNRPIM; Triângulo verde – 
variação mínima obtida com FEM; Losango preto – Ponto de Fujisawa. 
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No gráfico obtido, para cada AMTF, as percentagens de aumento das tensões na tíbia com 
patologia em relação ao modelo tibial normal, permitem avaliar os pontos mínimos, ou seja, 
aqueles cuja distribuição das tensões mais se assemelha a um joelho normal (100%). Quanto mais 
próxima a percentagem de aumento da tensão em toda a tíbia proximal for de 100%, para um 
determinado valor de AMTF, maior será a sua semelhança com o modelo do Joelho Normal. Com 
a análise por FEM obteve-se um valor mínimo de 108,65% para um AMTF=2.3°, e no método 
meshless NNRPIM um valor de 112,71% num AMTF de 0.3°. (Tabela da Figura X) 
A observação do gráfico da Figura XI, permite notar a existência de um padrão semelhante 
entre os valores de tensões simulados pelos 2 métodos numéricos. Na generalidade dos ângulos 
testados, o método meshless NNRPIM previu valores de tensão efetiva mais elevados que o 
método FEM. Esta diferença foi calculada em 7,9%. A exceção ocorreu para valores de AMTF 
iguais a -1.7° e -6°, sendo que neste último o NNRPIM subestimou o FEM em 12,2%.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
FIGURA XI – Variação relativa aos modelos em estudo nos diferentes AMTF’s. 
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DISCUSSÃO 
A CA é uma estrutura viva, composta por um pequeno grupo de células, os condrócitos, 
que são responsáveis pela produção de proteínas que constituem a matriz extracelular, citocinas e 
enzimas capazes de a destruir. Ao contrário da maioria dos tecidos, a CA possui apenas um tipo 
de células que controla a construção e a remodelação tecidual, tornando-a assim mais suscetível a 
dano.(26)  
As tensões geradas na superfície articular são elevadas, podendo causar a falha por fadiga 
no interior do tecido, bem como fissuras observáveis a nível microscópico. A falha efetiva da 
cartilagem ocorre quando a velocidade de dano excede a capacidade de regeneração tecidual(26,46), 
o que origina uma síndrome clínica de OA, com formação de fissuras, fibrilação e desgaste 
cartilagíneo. A evolução do quadro clínico parece ser um processo mecanicamente induzido.(26,47)  
Os resultados do presente estudo são consistentes com a literatura atualmente disponível, 
demonstrando que o realinhamento valgo do membro inferior conduz a um alívio de carga no 
compartimento medial do joelho, com subsequente sobrecarga lateral.(48) Estes achados, já 
comprovados em estudos mecânicos anteriores, reforçam a coerência biomecânica dos modelos 
computacionais utilizados. No entanto, este é o primeiro estudo do nosso conhecimento a recorrer 
a modelos de simulação numérica para analisar as alterações ósseas e cartilagíneas que decorrem 
da realização de uma OTV.  
Relativamente à ocorrência de regeneração da CA madura, estudos paralelos 
demonstraram que esta é mais frequentemente observada em casos com valores de AMTF 
superiores a 5° de valgo.(27) Assim, pode ser concluído que valores de AMTF de correção 
superiores, promovem maior processo regenerativo da CA. (27-32) Contudo, estes estudos não 
tiveram em consideração a influência a longo prazo da sobrecorreção do eixo mecânico do membro 
inferior na CA do prato tibial lateral, nem a sua influência a nível do osso subcondral e epifisário 
mais profundo.  
De forma a completar esta temática, mais do que analisar as consequências na CA medial 
lesada após a realização de uma OTV, a presente dissertação visou a avaliação das consequências 
deste procedimento na CA lateral e no osso subjacente.  
Através da simulação biomecânica das condições da CA, este estudo permitiu inferir que 
a um AMTF de correção cirúrgica igual ou superior a 5,3º, correspondem valores de tensão na CA 
medial próximos de 0 MPa. Assim, é possível afirmar que para AMTF ≥ 5,3º parece não haver um 
benefício mecânico significativo a nível da CA medial, com a sobrecorreção cirúrgica do membro 
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inferior. Pelo contrário, a CA lateral experimenta uma variação de tensões linearmente crescente 
com o aumento do AMTF. Foi possível observar que, para valores de AMTF > 6,3°, as tensões 
verificadas na CA lateral são superiores a 14 MPa, excedendo a tensão mínima de falha da 
cartilagem, ou seja, expondo-a a um risco aumentado de fratura.  
Para além disto, apesar de na literatura atual não terem sido definidos os valores de tensão 
responsáveis pela lesão cartilagínea sem ocorrência de falha, é expectável que estes sejam valores 
de tensão inferiores mas próximos a 14MPa. Assim, é provável que já exista lesão considerável da 
CA em correções com AMTF inferiores mas próximos de 6,3°, cujas tensões se situam próximas 
da tensão de falha da CA. Tal facto pode ser corroborado pela presença de lesão da CA medial no 
modelo pré cirúrgico (AMTF= -6° ou 6º de varo) apesar de este apresentar tensões inferiores a 14 
MPa. 
A adaptação do osso a novas cargas mecânicas baseia-se na capacidade de reabsorção e 
formação óssea das suas células, processo designado de modelação óssea. Este fenómeno 
adaptativo acarreta alteração da morfologia óssea(26) e pode ser descrito pela Lei de Wolf, que 
correlaciona esta modelação com as solicitações mecânicas (força de carga) a que o osso está 
sujeito. De acordo com o aumento das forças que lhe são transmitidas, o osso reage, adaptando a 
sua morfologia e adquirindo uma estrutura mais resistente a essa nova carga.(49) Por outro lado, a 
redução da carga mecânica resulta em perda e atrofia óssea (reabsorção), podendo culminar em 
fratura do osso.(26) 
A análise das tensões obtidas no osso epifisário permitiu concluir que para AMFT > 2,3° 
Valgo, as tensões ósseas mediais da epífise tibial são inferiores a 2 MPa. Tal valor de tensão expõe 
o osso a um maior risco de reabsorção óssea, com perda e atrofia, o que aumenta, por conseguinte, 
o risco de fratura. 
Foi também efetuada a avaliação qualitativa das tensões a que o osso subcondral se 
encontra sujeito com a variação do AMTF. Esta, permitiu evidenciar a existência de uma região 
medial, que está sujeita a um aumento de tensão com a valgização, em ângulos superiores a 5,3°.  
O mesmo foi confirmado pela análise quantitativa desta região. Apesar de ocorrer uma 
redução da carga aplicada a nível do prato tibial medial com o processo de valgização, a 
preservação do ligamento colateral medial (LCM) cria uma força de tração ao nível da inserção do 
mesmo, que se propaga pelo osso e afeta a região subcondral. Estes dados, vão de encontro ao 
exposto por Agneskirchner et al.(48), que recorreu a um modelo mecânico de um joelho para medir 
a variação nas tensões nos pratos tibiais com a alteração do AMTF. Estes autores concluíram que 
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somente após a libertação completa das fibras distais do LCM, a OTV produzia uma 
descompressão completa do compartimento articular medial. 
Com o objetivo de avaliar a diferença global das tensões, para cada AMTF testado, 
estimou-se o aumento percentual da magnitude das tensões, relativamente àquilo que seria de 
esperar num joelho normoalinhado. Quanto mais próxima a percentagem da variação da tensão em 
toda a tíbia proximal for de 100%, maior será a sua semelhança ao Joelho Normal. Os valores 
obtidos permitiram concluir que a distribuição global de forças é mais semelhante à de um joelho 
normal para AMTF=2,3° com o método FEM e AMTF=0,3° com o método meshless NNRPIM. 
Estes dados revelaram-se inferiores aos propostos noutros estudos científicos, que referem o 
“Ponto de Fujisawa” (3,3° de valgo), como o ângulo de correção ideal para este tipo de lesões.(16,21-
25) 
Comparativamente com literatura atual(11-16,23,24), que refere valores de AMTF de correção 
entre 3° a 6°, é possível afirmar que os resultados obtidos no presente estudo se revelaram mais 
conservadores no que concerne à determinação do AMTF pós-cirúrgico. Esta diferença nos 
resultados obtidos poderá advir do facto do presente estudo ter em consideração as consequências 
da sobrecarga da CA e osso lateral, bem como os efeitos da subcarga medial. Em suma, é possível 
inferir que o “Ponto de Fujisawa” se apresenta como um objetivo de correção mais indicado, 
quando comparado com valores de AMTF mais elevados encontrados também na literatura. No 
entanto, mesmo este, pode resultar em alterações ósseas a longo prazo.  
Desde a sua primeira aplicação na biomecânica ortopédica, em 1972(50), o FEM tem sido 
largamente utilizado na avaliação do comportamento mecânico de tecidos biológicos, como o osso 
ou a cartilagem. (26) Relativamente ao método meshless NNRPIM, este é visto como a próxima 
geração de técnicas computacionais, tendo vindo a ganhar maior relevância internacional devido 
às limitações dos métodos convencionais baseados em redes, como o FEM.(39)  
A aplicação de ambos os métodos no mesmo contexto, permitiu constatar que 
relativamente aos dados obtidos por uma simulação com o método meshless NNRPIM, para a 
generalidade dos AMTF estudados, estes sobrestimam em média 7,9%, os valores obtidos por 
FEM.  
No entanto, a existência de uma subestimação de 12,2% do método meshless NNRPIM 
relativamente ao método FEM para o ângulo de -6º de varo poderia contradizer a tendência 
anteriormente apresentada. Porém, e visto que o principal objetivo deste estudo são os valores de 
AMTF testados como possíveis para correção por OTV, e nestes, ocorre sempre uma 
19 
 
sobrestimação do método meshless NNRPIM face ao método FEM, a conclusão inicial mantém-
se válida. 
Assim, o método meshless NNRPIM pode ser visto como um método mais conservador, 
uma vez que permite prever lesões mais precocemente, ao estimar tensões mais elevadas para as 
mesmas condições de carga. A análise qualitativa dos gráficos de cores obtidos (Figuras VI e VII) 
permite ainda concluir que o método meshless NNRPIM apresenta resultados mais precisos e 
suaves comparativamente aos conseguidos por FEM, tal como descrito na literatura(38), podendo a 
utilização deste último, no futuro, tornar-se menos interessante na simulação biomecânica. 
 
 
LIMITAÇÕES            
Este estudo apresenta diversas limitações, assim como todos os métodos de simulação. 
Uma das principais centra-se no facto de a amostra utilizada ser reduzida, devido a dificuldades 
humanas e técnicas. A realização de mais modelos tendo por base joelhos com diferentes graus de 
patologia, ou diferentes AMTF pré-cirúrgicos, permitiria uma maior comparação entre ângulos de 
correção, com intervalos menores entre si ou entre diferentes tipos de OTV. O aumento da 
amostragem possibilitaria também a obtenção de resultados mais precisos e abrangentes, com 
conclusões mais vastas sobre o tema em estudo.  
Outra limitação importante está relacionada com o uso de um modelo 2D. Este, permitiu 
tirar conclusões relativamente às alterações sofridas pela cartilagem e osso tibial, mas apenas numa 
secção de corte pré-estabelecida e não em toda a epífise tibial. A própria determinação do plano 
de corte apresenta-se como uma limitação, uma vez que é realizada tendo por base uma análise 
qualitativa do contacto articular máximo, em ressonância magnética.  
A utilização do modelo 3D construído na simulação poderia ter colmatado estas limitações, 
assim como, teria permitido testar alterações no plano sagital e não apenas no plano coronal. 
Contudo, tal não foi possível dada a quantidade excessiva de tempo e tecnologia computacional 
necessária, que não se encontrava disponível.  
Por fim, importa ainda referir como limitação, o facto de ter sido excluída a camada óssea 
trabecular da região tibial proximal do modelo. A sua influência na biomecânica do mesmo, foi 
considerada como desprezável, quer por motivos de simplificação da construção, quer por 
impedimentos técnicos à sua reconstrução. 
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CONCLUSÕES            
Este estudo permitiu concluir que a abordagem numa OTV deve ser mais conservadora do 
que inicialmente previsto e que a escolha do AMTF ideal deve contemplar, não só a correção das 
forças de tensão a nível medial mas também os efeitos subsequentes na CA contralateral, osso 
subcondral e epifisário. O ponto de Fujisawa insere-se nesta gama de resultados como um valor 
de correção fiável, uma vez que é benéfico para o prato tibial medial, sem prejudicar 
excessivamente o prato lateral.  
No entanto, no desenrolar do presente trabalho experimental, verificou-se que outros 
valores de AMTF, situados no intervalo de 0,3º a 2,3º, parecem poder permitir alcançar este 
objetivo com tão bons ou mesmo melhores resultados a longo prazo.  
Foi também possível verificar que a utilização do método meshless NNRPIM, para estimar 
ângulos de correção pós-OTV, permite a obtenção de resultados mais suaves e precisos, 
determinando-os de uma forma mais conservadora, sendo por isso, mais adaptados à prática 
clínica.  
No futuro, devem vir a ser desenvolvidos mais estudos neste âmbito, que colmatem as 
limitações anteriormente referidas. Esses, poderão ser desenvolvidos com recurso a métodos 
meshless NNRPIM, ou aplicados ao contexto real, principalmente através de estudos clínicos que 
avaliem, não só as consequências diretas da valgização sobre a cartilagem medial, mas também 
sobre o osso e cartilagem lateral. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
21 
 
REFERÊNCIAS 
1.   Block JA, Scanzello C. Osteoarthritis. In: Goldman L, Schafer AI, editors. Goldman-Cecil 
Medicine. 25th ed. Philadelphia: Elsevier; 2016. p. 1744-1749.   
2.   Rosenthal PB. Knee Osteoarthritis. In: Scott WN, editors. Insall & Scott Surgery of the Knee. 
5th ed. Philadelphia: Elsevier; 2012. p. 718-722.   
3.   Altman RD, Fries JF, Bloch DA, Carstens J, Cooke TD, Genant H, Gofton P, Groth H, Mcshane 
DJ, Murphy WA, Sharp JT, Spitz P, Williams CA, Wolfe F. Radiographic assessment of 
progression in osteoarthritis. Arthritis and Rheumatism 1987; 30(11):1214-1225.   
4.   Gresham GE, Rathey UK. Osteoarthritis in Knees of Aged Persons. Relationship Between 
Roentgenographic and Clinical Manifestations. JAMA 1975; 233(2):168-170.   
5.   Johnson EW, Bodell LS. Corrective supracondylar osteotomy for painful genu valgum. Mayo 
Clin Proc 1981; 56(2):87-92.   
6.   Murphy L, Schwartz T, Helmick C. Lifetime risk of symptomatic knee osteoarthritis. Arthritis 
Rheum 2008; 59:1207–1213.   
7.   Hui C, Thompson SR, Giffin JR. Knee Arthritis. In: Miller MD, Thompson SR, editors. DeLee 
& Drez's Orthopaedic Sports Medicine. 4th ed. Philadelphia: Elsevier Saunders; 2015. p. 
1227-1242.   
8.   Jackson RW. Surgical treatment. Osteotomy and unicompartmental arthroplasty. Am J Knee 
Surg 1998; 11(1):55-57.   
9.   Sharma L, Song J, Felson DT, Cahue S, Shamiyeh E, Dunlop DD. The Role of Knee Alignment 
in Disease Progression and Functional Decline in Knee Osteoarthritis. JAMA 2001; 
286(2):188-195.   
10.   Cherian JJ, Kapadia BH, Banerjee S, Jauregui JJ, Issa K, Mont MA. Mechanical, Anatomical, 
and Kinematic Axis in TKA: Concepts and Practical Applications. Curr Rev Musculoskelet 
Med 2014; 7(2):89-95.   
11.   Aglietti P, Buzzi R, Gaudenzi A, Sangregorio P, Scrobe F. Accuracy in high tibial osteotomy 
in varus gonarthrosis. Archivio "Putti" di Chirurgia Degli Organi di Movimento 1989; 
37(2):271-282.   
12.   Berman AT, Bosacco SJ, Kirshner S, Avolio AJ. Factors influencing long-term results in high 
tibial osteotomy. Clin Orthop Relat Res 1991; 272:192-198.   
13.   Hernigou P. A 20-year follow-up study of internal gonarthrosis after tibial valgus osteotomy. 
Single versus repeated osteotomy. Rev Chir Orthop Reparatrice Appar Mot 1996; 
82(3):241-250.   
14.   Hsu RW. The study of Maquet dome high tibial osteotomy. Arthroscopicassisted analysis. 
Clin Orthop Relat Res 1989; 243:280-285.   
15.   Ivarsson I, Myrnerts R, Gillquist J. High tibial osteotomy for medial osteoarthritis of the knee. 
A 5- to 7- and 11-year follow-up. J Bone Joint Surg Br 1990; 72:238-244.   
16.   Dugdale TW, Noyes FR, Styer D. Preoperative planning for high tibial osteotomy. The effect 
of lateral tibiofemoral separation and tibiofemoral length. Clin Orthop Relat Res 1992; 
274:248-264.   
17.   Virolainen P, Aro HT. High tibial osteotomy for the treatment of osteoarthritis of the knee: a 
review of the literature and a meta-analysis of follow-up studies. Arch Orthop Trauma Surg 
2004; 124(4):258-261.   
18.   Amendola A, Panarella L. High tibial osteotomy for the treatment of unicompartmental 
arthritis of the knee. Orthop Clin North Am 2005; 36(4):497-504.   
19.   Bae DK, Song SJ, Yoon KH. Closed-wedge high tibial osteotomy using computer-assisted 
surgery compared to the conventional technique. Bone & Joint Journal 2009; 91:1164-
1171.   
22 
 
20.   Brinkman J, Lobenhoffer P, Agneskirchner JD. Osteotomies around the knee. Bone & Joint 
Journal 2008; 90:1548-1557.   
21.   Strecker W, Dickschas J, Harrer J, Muller M. [Arthroscopy prior to osteotomy in cases of 
unicondylar osteoarthritis]. Orthopade 2009; 38(3):263-268.   
22.   Muller M, Strecker W. Arthroscopy prior to osteotomy around the knee? Arch Orthop Trauma 
Surg 2008; 128(11):1217-1221.   
23.   Miniaci A, Ballmer FT, Ballmer PM, Jakob RP. Proximal tibial osteotomy. A new fixation 
device. Clin Orthop 1989; 246:250-259.   
24.   Noyes FR, Barber SD, Simon R. High tibial osteotomy and ligament reconstruction in varus 
angulated, anterior cruciate ligament-deficient knees. A two- to seven-year follow-up 
study. Am J Sports Med 1993; 21:2-12.   
25.   Fujisawa Y, Masuhara K, Shiomi S. The effect of high tibial osteotomy on osteoarthritis of 
the knee. Orthop Clin North Am 1979; 10:585-608.   
26.   Completo A, Fonseca F. Fundamentos de Biomecânica Músculo-Esquelética e Ortopédica. 
Publindústria; 2011;   
27.   Koshino T, Wada S, Ara Y, Saito T. Regeneration of degenerated articular cartilage after high 
tibial valgus osteotomy for medial compartmental osteoarthritis of the knee. The Knee 
2003; 10(3):229-236.   
28.   Kanamiya T, Naito M, Hara M, Yoshimura I. The influences of biomechanical factors on 
cartilage regeneration after high tibial osteotomy for knees with medial compartment 
osteoarthritis. Arthroscopy: The Journal of Arthroscopic & Related Surgery 2002; 
18(7):725-729.   
29.   Bergenudd H, Johnell O, Redlund-Johnell I, Lohmander LS. The articular cartilage after 
osteotomy for medial gonarthrosis. Biopsies after 2 years in 19 cases. Acta Orthop Scand 
1992; 63(4):413-416.   
30.   Schultz W, Göbel D. Articular cartilage regeneration of the knee joint after proximal tibial 
valgus osteotomy: a prospective study of different intra- and extra-articular operative 
techniques. Knee Surg, Sports Traumatol, Arthrosc 1999; 7(2):29-36.   
31.   Jung WH, Takeuchi R, Chun CW, Lee JS, Ha JH, Kim JH, Jeong JH. Second-look arthroscopic 
assessment of cartilage regeneration after medial opening-wedge high tibial osteotomy. 
Arthroscopy 2014; 30(1):72-79.   
32.   Spahn G, Klinger HM, Harth P, Hofmann GO. Cartilage regeneration after high tibial 
osteotomy. Results of an arthroscopic study. Z Orthop Unfall 2012; 150(3):272-279.   
33.   Kleemann RU, Krocker D, Cedraro A, Tuischer J, Duda GN. Altered cartilage mechanics and 
histology in knee osteoarthritis: relation to clinical assessment (ICRS Grade). 
Osteoarthritis Cartilage 2005; 13(11):958-963.   
34.   Outerbridge RE. The etiology of chondromalacia patellae. The journal of bone and joint 
surgery 1961; 43:752-767.   
35.   Luo CA, Lin SC, Hwa SY, Chen CM, Tseng CS. Biomechanical effects of plate area and 
locking screw on medial open tibial osteotomy. Comput Methods Biomech Biomed Engin 
2015; 18(12):1263-1271.   
36.   Blecha LD, Zambelli PY, Ramaniraka NA, Bourban PE, Manson JA, Pioletti DP. How plate 
positioning impacts the biomechanics of the open wedge tibial osteotomy; a finite element 
analysis. Comput Methods Biomech Biomed Engin 2005; 8(5):307-313.   
37.   Luo CA, Hwa SY, Lin SC, Chen CM, Tseng CS. Placement-induced effects on high tibial 
osteotomized construct - biomechanical tests and finite-element analyses. BMC 
Musculoskelet Disord 2015; 16:235-245.   
38.   Belinha J, Jorge RMN. Meshless Methods in Biomechanics: Bone Tissue Remodelling 
Analysis. Springer; 2014; pp. 320.   
23 
 
39.   Daxini SD, Prajapati JM. A review on recent contribution of meshfree methods to structure 
and fracture mechanics applications. ScientificWorldJournal 2014; 2014:247172.   
40.   Li G, Park SE, DeFrate LE, Schutzer ME, Ji L, Gill TJ, Rubash HE. The cartilage thickness 
distribution in the tibiofemoral joint and its correlation with cartilage-to-cartilage contact. 
Clin Biomech (Bristol, Avon) 2005; 20(7):736-744.   
41.   McConkey M, Abdulmassih S, Amendola A. High Tibial Osteotomy. In: Cole BJ, Sekiya JK, 
editors. Surgical Techniques of the Shoulder, Elbow, and Knee in Sports Medicine. 2nd 
ed. Philadelphia: Elsevier; 2013. p. 733-740.   
42.   Beaupré GS, Orr TE, Carter DR. An Approach for Time-Dependent Bone Modeling and 
Remodeling-Application: A Preliminary Remodeling Simulation. Journal of Orthopaedic 
Research 1990; 8:662-670.   
43.   Beaupré GS, Orr TE, Carter DR. An Approach for Time-Dependent Bone Modeling and 
Remodeling-Theoretical Development. Journal of Orthopaedic Research 1990; 8:651-661.   
44.   Van de Velde SK, Bingham JT, Hosseini A, Kozanek M, DeFrate LE, Gill TJ, Li G. Increased 
tibiofemoral cartilage contact deformation in patients with anterior cruciate ligament 
deficiency. Arthritis Rheum 2009; 60(12):3693-3702.   
45.   Kerin AJ, Wisnom MR, Adams MA. The compressive strength of articular cartilage. Journal 
of Engineering in Medicine 1998:212-273.   
46.   Baquedano EP. Estudio Biomecánico de la Articulación de la Rodilla: Aplicación al Análisis 
de Lesiones Meniscales y Ligamentosas y de la Cirugía Asociada. Tesis Doctoral en 
Ingeniería Industrial, Centro Poilitécnico Superior de La Universidad de Zaragoza, 
Zaragoza 2004;   
47.   Mansour JM. Biomechanics of Cartilage. In: Mansour JM, editors. Kinesiology: The 
Mechanics and Pathomechanics of Human Movement. ed.; 2003. p. 66-79.   
48.   Agneskirchner JD, Hurschler C, Wrann CD, Lobenhoffer P. The effects of valgus medial 
opening wedge high tibial osteotomy on articular cartilage pressure of the knee: a 
biomechanical study. Arthroscopy 2007; 23(8):852-861.   
49.   Robling AG, Castillo AB, Turner CH. Biomechanical and Molecular Regulation of Bone 
Remodeling. Annu Rev Biomed Eng 2006; 8:455-498.   
50.   Brekelmans WA, Poort HW, Slooff TJ. New Method to Analyse the Mechanical Behaviour 
of Skeletal Parts. Acta Orthopaedica 1972; 43(5):301-317.   
 
 
 
 
 
 
 
 
 
24 
 
AGRADECIMENTOS 
Em primeiro, agradeço ao Dr. Adélio Vilaça por ter aceite orientar a minha tese de 
mestrado, pela paciência e disponibilidade total demonstrada, pela compreensão e apoio 
incansáveis e pela sugestão deste projeto extremamente desafiante.  
 Ainda um muito obrigado ao Dr. Jorge Belinha por ter aceite a coorientação deste projeto 
de investigação, pela atenção e apoio total demostrado, quer no esclarecimento de todas as dúvidas, 
quer pela ajuda na realização deste projeto.  
 Ao Engenheiro Marco Marques um obrigado por ter sido incansável durante todo o 
processo de obtenção dos modelos que permitiam sustentar este projeto de investigação. 
 Ao meu irmão e à namorada, Marcos Medeiros e Raquel Fernandes, pela ajuda 
perseverante na formatação e correção desta tese.   
  Por fim, mas não menos importante, agradeço o apoio de toda a minha restante família e 
amigos, que me acompanharam e tornaram este projeto possível. 
 A todos, o meu muito obrigado. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
25 
 
ANEXOS 
ANEXO I – dados antropométricos utilizados na construção do modelo biomecânico 
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